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Riassunto 
 
Introduzione: Il Wall Shear Stress (WSS), ovvero il prodotto tra Wall Shear Rate (WSR) e 
viscosità ematica, rappresenta la forza che il flusso sanguigno esercita tangenzialmente alle 
pareti arteriose.  
E’ noto dalla letteratura sperimentale che WSS e WSR hanno importanti effetti biologici e 
fisiologici, tra i quali il modulare la liberazione di ossido nitrico dall’endotelio, la proliferazione 
delle cellule muscolari lisce nella tonaca media, e la migrazione e adesione leucocitaria. 
Attraverso questi meccanismi, WSS e WSR possono influenzare sia il rimodellamento arterioso 
associato a modificazioni emodinamiche che il processo aterosclerotico. La valutazione clinica 
del WSR è stata finora limitata dalla mancanza di metodiche non invasive sufficientemente 
accurate e praticabili per la sua determinazione. Recentemente è stata sviluppata presso 
l’Università di Firenze, e sottoposta a valutazione clinica preliminare presso il nostro gruppo di 
ricerca,  una nuova metodica di ecografia vascolare basata sull’impiego simultaneo di due fasci 
ultrasonori (“dual beam”), uno perpendicolare al vaso per la misura di diametro e distensione 
arteriosa, l’altro obliquo per la registrazione del profilo di velocità di flusso ed il calcolo del 
WSR con approccio multigate Doppler (MGD). Oltre alla caratteristica finora unica di consentire 
una misura diretta e in tempo reale di WSR, grazie all’approccio dual beam tale metodica 
presenta alcuni ulteriori potenziali vantaggi di interesse clinico, come una prevedibile migliore 
accuratezza e riproducibilità della stima della velocità di flusso rispetto alla metodica 
convenzionale a singolo fascio (importanti principalmente per la valutazione di stenosi e 
restenosi arteriose, in particolare a livello carotideo). 
Scopo dello studio: lo studio oggetto della presente tesi ha avuto un obiettivo metodologico ed 
uno fisiopatologico: (a) valutare  la riproducibilità della metodica dual beam per la stima del 
WSR; e (b) fornire un primo dataset di WSR carotideo in soggetti normali e aterosclerotici, e 
analizzare le possibili relazioni esistenti fra WSR, geometria e indici di rigidità arteriosa in un 
gruppo di soggetti normali. 
Metodi: La valutazione della riproducibilità della metodica per la stima del WSR è stata eseguita 
in un campione di 19 volontari sani. Per ogni soggetto, a livello di entrambi le carotidi comuni, 
sono state eseguite in rapida successione due acquisizioni Doppler, una con metodica single 
beam e l’altra con la tecnica dual beam.  
Lo studio fisiopatologico è stato condotto in 42 volontari sani (M= 15, F= 27; età media 39±14 
anni; BMI= 24.4±4.45 Kg/m²; PAS= 118±12 mmHg; PAD= 70±9.4 mmHg), e in 10 pazienti con 
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aterosclerosi carotidea senza stenosi critiche (M= 7, F= 3; età media 69.87±5.7 anni; BMI 
27.74±8.34; PAS media 141.87±8.89 mmHg; PAD media 76.5±12 mmHg). Sono stati calcolati i 
valori di picco sistolico e medi del WSR a livello della parete vicina e lontana del vaso, oltre che 
quelli di diametro e distensibilità ottenuti dall’esplorazione con fascio perpendicolare. In un 
sottoinsieme di 16 soggetti, diametro e distensibilità sono stati ottenuti anche con metodica 
ultrasonografica  indipendente (Aloka SSD 5500). 
Risultati: (a) rispetto alla metodica convenzionale, l’approccio dual beam ha mostrato una 
migliore riproducibilità delle misure di WSR riferibile alla più esatta definizione dell’angolo 
Doppler; (b) nei soggetti normali, i valori di WSR sono risultati significativamente più elevati 
che nei pazienti con aterosclerosi carotidea, e hanno mostrato una correlazione inversa 
statisticamente significativa con l’età (r = -0.52, p < 0.0001); con lo spessore medio-intimale (r = 
-0.55, p < 0.0001), con il diametro (r = -0.56, p < 0.0001) e con gli indici di rigidità arteriosa 
(Local wave speed, LWS, r = -0.50, p < 0.002; β Stiffness index, r = -0.50, p < 0.005; modulo 
elastico di Peterson Ep, r = -0.52, p < 0.002). 
Conclusioni: la nuova metodica MGD con doppio fascio ultrasonoro mostra una riproducibilità 
delle misure di WSR superiore a quella convenzionale, riconducibile ad una più accurata stima 
dell’angolo Doppler, ed il WSR sembra svolgere un ruolo significativo nella fisiopatologia del  
rimodellamento carotideo  età-correlato. 
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1. Introduzione 
 
 
1.1 Shear stress e rimodellamento vascolare 
 
La valutazione delle proprietà delle grandi arterie quali il rimodellamento di parete, la 
distensibilità e la stiffness in soggetti  che presentano fattori di rischio cardiovascolare (CV), può 
rappresentare un  valido approccio nel monitorare le alterazioni precliniche che precedono lo 
sviluppo di lesioni aterosclerotiche [1]. Studi anatomici postmortem [2] e studi di imaging non 
invasivi in vivo, hanno messo in evidenza come le alterazioni più precoci tipiche della patologia  
aterosclerotica, si localizzino preferenzialmente in punti del sistema arterioso, come le 
biforcazioni, in cui la geometria stessa del vaso crea le condizioni per lo sviluppo di patterns di 
flusso diversi dal profilo laminare. Questa forte correlazione ha portato a definire con migliore 
precisione il ruolo che le forze emodinamiche rivestono nella patogenesi di tale processo. 
Si ritiene che il Wall Shear Rate (WSR) ed il Wall Shear Stress (prodotto del WSR per viscosità 
ematica), rappresentino uno dei principali fattori locali coinvolti sia nel rimodellamento della 
parete  arteriosa in risposta a variazioni emodinamiche ed invecchiamento che nella patogenesi 
della malattia aterosclerotica [3]. Da numerosi studi, condotti in vitro e su animali da 
esperimento [4,5,6], è emerso infatti come ridotti valori di Wall Shear Stress (WSS) siano 
responsabili dell’espressione, da parte delle cellule endoteliali, di un profilo genetico 
proaterogeno potenzialmente in grado di favorire lo sviluppo di lesioni aterosclerotiche. 
Le prime valutazioni del WSR in vivo sono state eseguite a livello arteriolare in animali da 
esperimento, sia direttamente tramite misurazioni di pressione, lunghezza e diametro del vaso [8] 
che indirettamente, derivando il WSR dai profili di velocità, ad esempio usando piastrine e 
globuli rossi marcati con fluoresceina come traccianti di flusso e stimando il WSS dal prodotto 
della viscosità ematica e dello shear rate [9, 10]. 
 A partire dagli anni Novanta, l’impiego di tecniche di imaging non invasive, ultrasuoni [11, 12] 
e Risonanza Magnetica (RM) [13], ha reso possibile la valutazione diretta dei profili di velocità 
tempo dipendenti a livello arterioso, offrendo la possibilità di determinare con crescente 
accuratezza il WSR. Tuttavia a causa delle limitazioni dei sistemi utilizzati, la valutazione di tale 
parametro rimane approssimativa soprattutto a livello delle grandi arterie. Inoltre, la scarsa 
disponibilità di metodiche dotate di  risoluzione spaziale e temporale tali da consentire la 
contemporanea valutazione dei diametri e della distensibilità arteriosa, riduce notevolmente la 
possibilità di studiare con maggiore precisione i rapporti fra forze emodinamiche e meccanica 
arteriosa. 
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Evidenze crescenti portano a considerare lo spessore medio-intimale  carotideo (IMT) come 
potenziale marker di aterosclerosi generalizzata e predittore di eventi cardiovascolari [14]. 
L’associazione tra IMT e fattori di rischio cardiovascolare (CV)  ha  fatto sì che venissero 
intrapresi studi prospettici  condotti su ampia scala allo scopo di studiare l’evoluzione del 
processo aterosclerotico mediante  indagine ecografica B- mode delle arterie carotidi [15]. 
Dalla letteratura è emerso come esista una correlazione inversa fra IMT e WSR in soggetti sani e 
a basso rischio di coronaropatia [16]. A livello della  carotide comune, ridotti valori di shear 
stress sono stati osservati in corrispondenza di siti con maggiore ispessimento medio intimale 
[17,18], come ad esempio in prossimità della biforcazione carotidea [19].  
Ridotti livelli di WSR sono stati riscontrati nella carotide comune di soggetti diabetici [20], 
pazienti ipertesi [21] e, recentemente anche in pazienti sintomatici affetti da arteriopatia 
periferica e con aneurisma dell’aorta addominale [22]. 
E’ stato inoltre documentato che in pazienti con aterosclerosi carotidea asimmetrica, le lesioni si 
localizzano preferenzialmente nell’arteria esposta a minori livelli di WSS [23].  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
1.2 Cenni di emodinamica 
 
 
1.2.1 Il sangue 
 
Il sangue è un fluido complesso costituito da una sospensione di particelle in una fase liquida 
(plasma) e, come tale,  soggetto a variazioni di viscosità. E’ comunque possibile considerarlo 
come un fluido Newtoniano, cioè come un fluido per cui lo shear stress è direttamente 
proporzionale allo shear rate, dal momento che variazioni significative di viscosità si verificano 
solo in vasi di diametro inferiore a 0.5 mm e a valori di shear stress ben inferiori a quelli 
riscontrati nei vasi di interesse. D’altra parte, per  bassi valori di shear stress, il sangue si 
comporta come un fluido non Newtoniano. In questo caso è infatti favorita la formazione di 
aggregati di globuli rossi (rouleaux) e dunque la viscosità non è più costante, ma aumenta al 
diminuire del WSR (Figura 1), come è stato dimostrato sperimentalmente effettuando 
misurazioni su campioni di sangue mediante  viscosimetro in diverse condizioni di scorrimento 
tangenziale. 
La viscosità del sangue dipende dalla temperatura e dall’ematocrito. Solitamente per il sangue si 
considera una viscosità di circa 4⋅10-3 Kg⋅m-1·s-1 ad una temperatura di 37°C e con un ematocrito 
del 45%. 
In pratica, la viscosità può essere considerata come una resistenza al flusso, dato che gli strati di 
fluido sottoposti ad attrazioni intermolecolari si oppongono ad una deformazione.  
 
 
 
Figura 1: Andamento della viscosità in funzione dello shear rate. 
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1.2.2 Shear Stress e Shear Rate 
 
Le forze necessarie per espellere il sangue nel sistema arterioso generate dal ventricolo sinistro 
durante la sistole si ripercuotono a livello delle pareti arteriose determinando uno stiramento 
radiale e circonferenziale, responsabili rispettivamente  dell’aumento del diametro e  della cross-
sectional area, ed esercitando una forza tangenziale nota come Wall Shear Stress (WSS). 
Lo Shear Stress (dall’inglese, sollecitazione di taglio) esprime l’energia cinetica dissipata sulle 
parete arteriosa dal sangue durante il suo moto e fornisce un indice dello stimolo meccanico 
ricevuto dall’endotelio. Se si indica con dr la distanza tra due diversi strati di fluido in 
movimento e con du la differenza tra le relative velocità di movimento, si indica con shear rate il 
rapporto du/dr ovvero la variazione di velocità lungo il raggio del condotto.  
Il principale determinante dello shear stress è il Wall Shear Rate, definito come il gradiente di 
velocità degli eritrociti rispetto al raggio dell’arteria calcolato in prossimità delle pareti del vaso:  
 
pareterdr
dvWSR
=
=  
 
Per Wall Shear Stress ( τ ), invece, si indica il prodotto della viscosità del sangue (µ ) per il Wall 
Shear Rate: 
 
τ = µ x WSR 
 
Per i fluidi Newtoniani, per i quali lo shear stress è direttamente proporzionale allo shear rate 
(viscosità costante), lo shear stress (Kg⋅m-1·s-2) può essere calcolato a partire dalla viscosità µ del 
fluido in esame e dallo shear rate (s-1) secondo la seguente formula: 
 
du
dr
τ µ= ⋅  
 
Per definizione, la relazione tra Shear Stress e Shear Rate è rappresentabile come una curva 
passante per l’origine, il cui coefficiente angolare è rappresentato dalla viscosità.  
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Figura 1.1: Andamento dello shear stress in funzione dello shear rate. 
 
 
L’andamento, come si può vedere dal grafico, è approssimabile a quello di una retta per valori di 
Shear Rate superiori a 200 s-1 per i quali, come affermato precedentemente, il sangue può essere 
considerato come un fluido Newtoniano. 
 
 
1.2.3 Tipologie di flussi 
 
In termini generali, è possibile distinguere due tipologie di flusso: uno “laminare” e uno 
“turbolento”. Alla prima categoria appartengono flussi caratterizzati da strati di fluido che 
scorrono ordinatamente gli uni sugli altri; dell’altra classe fanno parte, invece, flussi in cui le 
particelle che li compongono seguono traiettorie disordinate, perché le loro componenti di 
velocità variano continuamente in  ampiezza e direzione. 
Il discrimine tra flusso laminare e turbolento è formalizzato dal numero di Reynolds (Re), che 
prende il nome dal fisico che ne ha codificato e introdotto l’uso:  
 
4Re V QD
D
ρ
µ π µ
⋅ ⋅= ⋅ = ⋅ ⋅  
dove, µ e ρ  sono rispettivamente la viscosità e la densità  ematica; D è il diametro del vaso, Q è il 
gradiente del flusso. 
In particolare, per Re <2300-3000 il flusso è considerato laminare, mentre per valori maggiori, il 
flusso è considerato turbolento. 
Un flusso viene definito stazionario quando velocità e pressione rimangono costanti nel tempo in 
ogni tratto del condotto ed è, quindi, caratterizzato da un alto grado di stabilità. L’equazione che 
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regola il moto del fluido può essere ricavata dalla seconda legge della dinamica; nell’ipotesi di 
equilibrio tra forze attive (pressione) e forze passive di natura viscosa (l’attrito) viene ricavata l’ 
equazione di Navier-Stokes , per la componente di moto assiale: 
 
( ) ( )2
2
1 v r v rdp
dx r r r
µ ⎛ ⎞∂ ∂= +⎜ ⎟⎜ ⎟∂ ∂⎝ ⎠
 
 
dove x è la dimensione longitudinale. 
L’andamento di velocità che ne deriva è formalmente descritto dall’equazione: 
 
( ) 2max 21 rv r v R
⎛ ⎞= −⎜ ⎟⎝ ⎠
 
 
dove R è il raggio del tubo e vmax la velocità al centro del vaso (Figura 1.2). 
 
 
Figura 1.2: Profilo di velocità parabolico relativo ad un flusso laminare 
stazionario in un lungo tubo cilindrico. 
 
E’ possibile ricavare la velocità media integrando la velocità massima, definita precedentemente, 
su tutto il vaso e dividendo per la sezione del vaso stesso. 
Ne consegue che la velocità media è pari a un mezzo di quella massima. 
 
2
max2 2
0
1 1 2
R
r
rv v
R R
ππ =
⎛ ⎞= −⎜ ⎟⎝ ⎠∫ rdr  
 
max
2
v
v =  
 
Un flusso stazionario sviluppa completamente il profilo di velocità parabolico solo se percorre 
un tratto di tubo diritto dopo l’imbocco. 
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Lo spazio necessario perché il profilo sviluppi la forma finale di regime stazionario (quello 
parabolico) viene detto lunghezza di imbocco ed è stato dimostrato empiricamente che può 
essere espresso come: 
 
( )0.03 ReX D= ⋅ ⋅  
 
dove D è il diametro del tubo  e Re il numero di Reynolds. 
 
 
Figura 1.3: Profili di velocità all’imbocco di un condotto. 
Si nota come sia necessaria una lunghezza x prima 
di raggiungere la parabolicità del profilo di flusso. 
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1.3 Ruolo dello shear stress nella patogenesi del rimodellamento vascolare e 
dell’aterosclerosi 
 
La patogenesi dell’aterosclerosi è un processo complesso in cui sono coinvolti numerosi fattori, 
sistemici e locali. L’ età, il sesso, la presenza di fattori di rischio sistemici (ad esempio 
ipercolesterolemia, ipertensione, diabete, fumo), associati ad un assetto genetico sfavorevole, 
rappresentano sicuramente i principali responsabili dell’iniziazione e del mantenimento del 
processo aterosclerotico. Tuttavia, nel determinare il grado di  suscettibilità di un sito arterioso 
allo sviluppo di lesioni aterosclerotiche, un ruolo importante è svolto dagli effetti che le forze 
emodinamiche determinano localmente a livello della parete arteriosa. 
Grazie a studi condotti in vitro, è stato messo in evidenza che le cellule endoteliali , oltre ad agire 
come sensori nei confronti delle forze emodinamiche, sono in grado di discriminare fra differenti 
stimoli biomeccanici. Recentemente, infatti, sono stati identificati geni la cui espressione varia in 
funzione dei diversi patterns di flusso a cui esse sono sottoposte [4,5,6]. Il Wall Shear Stress, la 
forza tangenziale esercitata dal flusso ematico sulla parete vasale, sembra essere il principale 
modulatore della funzione dell’endotelio [4]. 
Un flusso sanguigno laminare rende ragione di un pattern di shear stress che contribuisce ad 
assicurare una normale funzione endoteliale [4,5,6,7]. In questa condizione, viene esercitata 
un’azione ateroprotettiva che si esplica attraverso la modulazione del tono vasomotore, 
l’inibizione della proliferazione cellulare e  dell’infiammazione della parete vasale, azione 
antitrombotica e fibrinolitica [4]. D’altra parte, un pattern di flusso oscillatorio non laminare, 
come è stato osservato in prossimità delle biforcazioni e delle curvature dei vasi, causa una 
riduzione dello shear stress, condizione in grado di esercitare un effetto proaterogeno. 
 
 
1.3.1 Shear Stress e funzione endoteliale 
 
Come è emerso da studi condotti in vitro (colture cellulari) e in vivo (topi e conigli) [5,6,24], 
l’effetto proaterogeno indotto dalla riduzione dello shear stress, si realizza tramite modificazioni 
dell’espressione genica a livello delle cellule endoteliali e delle cellule muscolari lisce. 
 
 
 
Le alterazioni geniche che si verificano nelle cellule endoteliali, si traducono in: 
 
• Ridotta espressione di e-Nos 
• Aumentata espressione di molecole di adesione leucocitaria  
• Aumentata produzione di ROS  
• Aumentata permeabilità alle lipoproteine 
• Reazione infiammatoria 
• Attivazione di pathways molecolari coinvolti nel rimodellamento vascolare 
 
 
Figura 1.4: Potenziali pathways attraverso cui lo Shear Stress 
può intervenire nel processo aterosclerotico. Da Cardiovasc. Res 2006; 71:269. 
 
 
1.3.2 Modulazione della produzione di ossido nitrico (NO) 
 
L’ossido nitrico (NO) ha un ruolo centrale nella regolazione della funzione vascolare. Lo stimolo 
primario per la sua continua produzione da parte dell’endotelio è dato dalla presenza di un 
pattern di flusso fisiologico [4,25]. Prodotto ad opera della NO sintasi (NOS), che catalizza la 
conversione di L-arginina e O2 in NO e L- citrullina, l’ossido nitrico è coinvolto nella 
regolazione del calibro vascolare, nella normalizzazione dello shear stress e nell’assicurare 
all’endotelio un fenotipo ateroprotettivo, promuovendo l’inibizione dell’attivazione e 
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dell’aggregazione piastrinica, dell’apoptosi e dell’adesione dei monociti. Agisce inoltre da 
scavenger nei confronti dei radicali liberi, da molecola segnale nella comunicazione 
intercellulare e, attraverso la reazione di  S-nitrosilazione, è in grado di indurre modificazioni 
post traduzionali in alcune proteine (ad esempio in alcuni enzimi della famiglia delle caspasi). La 
presenza di uno shear stress oscillatorio, un flusso disturbato o turbolento, sembrerebbe in grado 
di interrompere  questi pathways molecolari, riducendo la produzione di NO e alterando la 
funzione endoteliale [4]. Una ridotta espressione di e-NOS mRNA è stata osservata  sia a livello 
dell’ endotelio che riveste le placche aterosclerotiche e sia nelle regioni esposte a flusso 
disturbato, nelle quali si riscontrano, allo stesso tempo, elevati livelli di mediatori 
dell’infiammazione conseguenti all’iperespressione di NF-kb [26]. 
La riduzione della biodisponibilità di NO è uno dei primi eventi biochimici che precede lo 
sviluppo della disfunzione endoteliale, condizione che rappresenta un importante fattore di 
rischio per l’aterosclerosi e la cardiopatia ischemica. 
 
 
1.3.3 Radicali liberi dell’ossigeno (ROS) e  processo infiammatorio 
 
Lo shear stress gioca un ruolo chiave nella regolazione del processo infiammatorio che è alla 
base dello sviluppo e dell’accrescimento delle placche aterosclerotiche [5,6,25]. In presenza di 
un flusso laminare, il profilo genico espresso dall’endotelio è volto ad assicurare un’azione 
antinfiammatoria e antiossidante in conseguenza dell’attivazione degli SSREs (shear stress 
responsive elements), degli ARE (antioxidant responsive elements), dei PPARγ response 
elements e attraverso la modulazione della trascrizione di citochine proinfiammatorie (i.e.TNFα) 
[4]. 
Esponendo cronicamente cellule endoteliali ad uno shear stress oscillatorio, sono state osservate 
invece l’iperespressione di molecole di adesione leucocitaria quali ICAM-1, VCAM-1, MCP-1 
[27,28], citochine ad azione pro-infiammatoria come l’interleuchina 8  (IL8) [24], e un 
incremento dell’attività dell’enzima NADPH ossidasi, responsabile dell’aumentata produzione di 
specie reattive dell’ossigeno (ROS). Il ruolo svolto dai ROS nella formazione dell’ateroma è 
riconducibile ai molteplici effetti che essi esercitano sulla parete vasale. Essi promuovono 
l’ossidazione dei lipidi, la stimolazione della proliferazione e migrazione delle cellule muscolari 
lisce, l’upregulation delle metalloproteinasi, l’alterazione dell’attività vasomotoria ed inducono 
ulteriormente l’espressione di molecole di adesione [29]. 
Lo shear stress, oltre ad agire sul versante della produzione dei ROS, si ritiene essere in grado di 
influenzare anche i meccanismi implicati nella neutralizzazione dei radicali liberi. Infatti, nelle 
regioni esposte a basso shear stress, sono stati determinati sempre in vitro, ridotti livelli di 
glutatione intracellulare; al contrario, in presenza di un pattern di flusso laminare, è stata 
descritta l’iperespressione della glutatione perossidasi e della superossido dismutasi 
extracellulare (SOD) [30]. 
Anche i più importanti fattori di rischio cardiovascolare sistemici come fumo, ipertensione, 
ipercolesterolemia, diabete mellito, (ovvero tutte condizioni responsabili di alterazioni dello 
shear stress), si associano ad un’aumentata attività della NADPH ossidasi e dunque ad un elevato 
stress ossidativo a livello della parete vasale [31,32,33,34,35]. 
 
 
1.3.4 Shear stress e cellule endoteliali: ruolo nella regolazione dell’apoptosi  
 
L’apoptosi delle cellule endoteliali contribuisce all’iniziazione del processo aterosclerotico, alla 
destabilizzazione della placca e allo sviluppo di trombosi [7]. Fattori in grado di promuovere tale 
processo sono il TNFα, le LDL ossidate, i ROS, gli inibitori della e-NOS. Attraverso 
l’attivazione di molteplici pathways molecolari, lo shear stress è in grado di modulare il processo 
apoptotico, promuovendo, in presenza di flusso laminare, meccanismi di protezione nei confronti 
delle cellule endoteliali [7].    
 
 
 
Figura 1.5: Principali vie coinvolte nella mediazione dell’apoptosi delle cellule endoteliali [7]. 
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Una condizione di flusso laminare si rende responsabile di: 
 
1. Upregulation della e-NOS, che esercita un effetto antiapoptotico attraverso 3 principali 
meccanismi: 
 
• Azione scavenger nei confronti dei radicali liberi dell’ossigeno (ROS) 
• Nitrosilazione della caspasi 3 e inibizione della sua attività 
• S-nitrosilazione della tioredoxina con conseguente potenziamento della attività 
inibitoria sulla ASK 1 (apoptosis signal kinase 1). 
 
2.   Inibizione dell’attivazione TNFα mediata di ASK 1 e JNK, attraverso la promozione del       
legame fra ASK 1 e il suo inibitore endogeno 14-3-3. 
 
3. Attivazione di ERK 5 (BMK 1) che, tramite la fosforilazione di Bad, inibisce l’attivazione 
della caspasi 3 con conseguente impatto positivo sulla sopravvivenza cellulare. 
 
4. Iperespressione della Cu/Zn superossido dismutasi (SOD) che si traduce in un’aumentata 
resistenza delle cellule endoteliali agli stimoli proapoptotici. 
 
5. Ridotta produzione di ROS. 
 
L’importanza dello stato ossidativo nel processo apoptotico delle cellule endoteliali, è 
testimoniata anche dal fatto che molecole ad azione antiossidante si sono dimostrate in grado di 
modulare negativamente tale fenomeno. Per esempio, la N-acetilcisteina inibisce l’attivazione 
TNFα mediata di ASK 1 [36]; mentre la tioredoxina allo stato ridotto, oltre a legarsi ad ASK 1 
rendendola inattiva, ne promuove l’ubiquitinazione e quindi la degradazione ad opera del 
proteosoma [7]. 
Lo shear stress è in grado di produrre ulteriori modificazioni a livello endoteliale. Si rende infatti 
responsabile dell’ orientamento e della morfologia delle stesse cellule. E’ stato osservato in 
colture cellulari cronicamente esposte ad un elevato shear stress [37,38,39], che gli elementi 
cellulari si orientavano prevalentemente nella direzione del flusso e mostravano una certa 
tendenza ad assumere una forma allungata, con conseguente riorganizzazione dei microfilamenti 
e dei microtubuli del citoscheletro [40,41]. Esse inoltre, se paragonate a cellule esposte a stress 
di minore intensità, andavano incontro ad un ridotto turn over cellulare, processo di 
rinnovamento durante il quale si ha un indebolimento delle giunzioni intercellulari e una 
maggiore facilità da parte di lipidi e altre macromolecole di essere incorporate nella parete vasale 
[42,43]. 
                            
 
Figura 1.6: Rappresentazione schematica del rimodellamento del citoscheletro responsabile della morfologia 
e dell’orientamento delle cellule endoteliali esposte ad alti livelli di SS. J of Cell Science 1996; 109:713-726.  
 
 
 
1.3.5 Shear stress e SMCs  
 
Oltre alle cellule endoteliali, anche le cellule muscolari lisce (SMCs) rispondono allo shear 
stress, in parte grazie all’interazione con l’endotelio (via paracrina) e in parte direttamente. In 
questo modo avviene la regolazione di processi quali la proliferazione, la migrazione e la 
differenziazione tra fenotipo contrattile e secretorio. In modelli sperimentali, utilizzando impianti 
endovascolari, è stato documentato che le SMCs migrano dalla media alla neointima del 
dispositivo in presenza di definiti patterns di shear stress. La migrazione delle cellule muscolari è 
regolata da diversi fattori di crescita, il fattore di crescita derivato dalle piastrine (PDGF), il 
fattore di crescita insulino simile (IGF) e il fattore di crescita epidermico (EGF), tutti in grado di 
convergere su un’unica via finale regolata dall’attivazione della chinasi ERK [44]. 
Per quanto riguarda la proliferazione cellulare, è stato osservato, che elevati livelli di shear stress 
inducono una graduale soppressione dell’attività mitogena delle SMCs attraverso l’inibizione 
dell’espressione di PDGF-BB, PDGFβ R e della fosforilazione di Src, principali regolatori del 
processo di divisione cellulare. D’altra parte, aree sottoposte a basso shear stress, mostrano 
un’aumentata densità di SMCs a livello dell’intima. Dunque, la presenza di uno shear stress non 
uniforme influenza la distribuzione cellulare, inducendo la formazione di gradienti di densità 
[45]. 
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1.3.6 Possibile ruolo dello Shear Stress nelle restenosi dopo applicazione di stent 
 
Recenti studi hanno cercato di indagare il ruolo dello shear stress nelle restenosi post stenting. 
Wentzel et al. [46] hanno messo in evidenza che, a livello coronarico, le aree di iperplasia 
intimale sono inversamente correlate alla distribuzione dello shear stress lungo il segmento 
arterioso divenuto sede dello stent. Al di là dei fattori di rischio classicamente correlati alla 
restenosi (sovrapposizione di trombosi e disfunzione endoteliale), è stato ipotizzato che lo shear 
stress possa ricoprire un ruolo determinante nel favorire la proliferazione della neointima. Molti 
modelli sono stati proposti per spiegare le alterazioni dello shear stress conseguenti all’impianto 
dello stent; sono stati chiamati in causa, ad esempio, l’alterato pattern della velocità di flusso, la 
protratta reazione infiammatoria secondaria alla proliferazione delle SMCs indotta dal 
dispositivo e il design del medesimo [47,48,49]. 
Hoffmann et al [50]. ritengono che i ridotti livelli di shear stress che si rilevano anche nelle 
regioni situate prossimamente e distalmente allo stent, (sempre correlati alle suddette alterazioni 
della parete), siano da riferire alle alterazioni, non solo locali, che tali dispositivi  esercitano 
sull’architettura vascolare. 
Lo shear stress è stato chiamato in causa anche nella riduzione della pervietà dei grafts venosi 
osservata a lungo termine [4]. Gli adattamenti della vena dopo esposizione agli elevati valori 
pressori del sistema arterioso, comprendono sia l’iperplasia intimale che un  rimodellamento in 
senso espansivo del vaso, al fine di mantenere livelli costanti di shear stress. Tuttavia, la 
riduzione del lume, sembra sia da ricondursi principalmente alla proliferazione delle cellule 
muscolari lisce della parete venosa. Secondo Butany et al [51], l’iperplasia intimale che si 
localizza preferenzialmente a livello distale dell’anastomosi come risultato dell’alterato pattern 
di flusso, potrebbe determinare con il passare del tempo l’alterazione del profilo di velocità 
lungo l’intera lunghezza del dispositivo, determinando ridotti livelli di shear stress e, 
conseguentemente, ulteriore proliferazione cellulare. 
 
 
Figura 1.7: Esempio di proliferazione intimale intrastent. 
Da Il giornale italiano di cardiologia invasiva, 2004. 
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Figura 1.8: Intenso infiltrato di cellule infiammatorie intorno 
alle maglie metalliche dello stent. 
Da Il giornale italiano di cardiologia invasiva, 2004. 
 
 
1.3.7 Relazione fra shear stress e fenotipo della lesione aterosclerotica: 
ruolo delle chemochine  
 
Rini de Crom et al. hanno dimostrato, in studi eseguiti sulle carotidi comuni di topi apo E -/-B6, 
che creando artificialmente patterns diversi di shear stress grazie all’uso di dispositivi 
compressivi, si assiste alla formazione di placche aterosclerotiche con differenti caratteristiche. 
Per esempio, a bassi valori di shear stress, registrati a monte della stenosi, corrispondono lesioni 
molto estese e maggiormente soggette a rottura, in quanto caratterizzate da una sottile capsula 
fibrosa, scarse cellule muscolari lisce e un elevato contenuto di lipidi e macrofagi [5,6]. Nelle 
regioni situate distalmente alla stenosi e caratterizzate da un pattern oscillatorio di WSS, le 
lesioni osservate sono meno estese e più stabili, dal momento che sono dotate di uno spesso 
cappuccio fibroso e di un maggior contenuto di cellule muscolari lisce [5,6]. 
Il lavoro svolto dagli stessi Autori è stato mirato ad approfondire il rapporto fra shear stress, 
fenotipo della lesione aterosclerotica, espressione di chemochine e, in particolare, il ruolo di 
queste ultime nel processo di formazione delle placche a livello carotideo. Contemporaneamente 
al monitoraggio della progressione delle lesioni, sono state valutate, utilizzando 
l’immunoistologia e la QPCR, le differenze nell’espressione di tali molecole nelle aree 
sottoposte a diversi regimi di shear stress (ridotto e oscillatorio). I risultati ottenuti hanno messo 
in evidenza che alcune chemochine, almeno inizialmente, sono iperespresse in entrambe le 
regioni (MCP-1 e analogo murino del GROα), mentre altre finiscono per rappresentare 
“markers” esclusivi delle aree esposte a low shear stress, come per esempio IP-10 (IFNγ 
inducible protein), la fractalkine e il suo recettore CX3CR1. La descrizione di placche con sottile 
cappuccio fibroso e con ampie zone necrotiche centrali presenti nelle medesime regioni, ha 
suggerito che tali molecole, in particolare la fractalkine e il suo recettore, potessero quindi 
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ricoprire un ruolo importante nella determinazione del fenotipo delle lesioni. Ulteriori 
informazioni sono state ottenute somministrando anticorpi neutralizzanti anti fractalkine a topi 
apo E -/-, ottenendo modificazioni nella composizione delle placche, con riduzione del contenuto 
di macrofagi, di lipidi e aumento della componente collagenica rispetto alle lesioni della 
popolazione di controllo (non trattata con AC). 
L’iperespressione della fractalkine e del suo recettore è stata documentata anche nell’uomo, sia 
nelle placche aterosclerotiche che nelle pareti dei vasi di soggetti diabetici. Ad ulteriore 
conferma dell’importanza della sua azione chemotattica e proaterogena, sono stati presi  in 
esame i polimorfismi del gene del suo recettore (CX3CR1), al fine di valutare la loro 
associazione con l’IMT a livello della carotide comune. Quello che è emerso dallo studio, è che 
soggetti portatori dell’allele M280 del gene del recettore CX3CR1, mostrano un ridotto IMT  
rispetto a quello associato ad altri genotipi, suggerendo la possibilità che esso sia in grado di 
svolgere un ruolo protettivo nei primi stadi dell’aterosclerosi e che possa essere correlato ad un 
ridotto rischio cardiovascolare [52]. 
 
 
1.3.8 Distribuzione del Wall Shear Stress (WSS) nel sistema arterioso 
 
Il mantenimento di uno WSS entro determinati limiti è essenziale per l’ottimizzazione della 
funzione vascolare. E’ noto che a tale scopo il sistema arterioso è in grado di rimodellarsi [53]. 
Dalla letteratura è emerso come i livelli di WSS non siano uguali in tutti i distretti arteriosi, al 
contrario di quello che poteva essere ritenuto alla luce del principio di Murray (principio del 
minimal work) [54,55]. I valori medi e i massimi del WSR sono più elevati nella grandi arterie 
elastiche rispetto alle arterie muscolari di conduttanza [53]. L’assunzione della presenza di uno 
shear stress costante lungo tutto il sistema era principalmente basata su studi teorici e in vivo 
ispirati alla legge di Poiseuille, la quale presuppone che un flusso newtoniano non pulsatile 
scorra all’interno di un vaso rettilineo. E’ chiaro come queste condizioni non si verifichino in 
vivo nel sistema arterioso, dove siamo in presenza di un flusso pulsatile, di vasi distensibili e non 
rigidi, e in cui le proprietà viscoelastiche del sangue non sono costanti. Notevoli differenze di 
WSS sono state osservate confrontando i valori misurati a livello carotideo e brachiale. Tali 
osservazioni contribuirebbero a sostenere l’ipotesi secondo cui le caratteristiche locali proprie 
dei diversi distretti vascolari siano in grado di svolgere un ruolo determinante nella regolazione 
del WSS [54].  
Chen et al. [57], hanno preso in considerazione una serie di studi condotti con metodiche diverse 
(ad ultrasuoni e Risonanza Magnetica), in cui i valori di WSS erano stati misurati in soggetti 
giovani e sani in diversi siti del sistema arterioso. Oltre alla non uniformità della distribuzione 
del WSS, essi hanno messo in evidenza come le variazioni lungo l’albero vascolare siano 
dipendenti dalla distanza esistente tra l’arteria esaminata e la radice aortica. Come mostrato in 
figura, infatti, i valori più elevati sono stati riscontrati a livello della carotide comune. Lungo il 
decorso dell’aorta addominale, invece, si verifica una progressiva riduzione del WSS, 
particolarmente evidente a livello dell’aorta sottorenale.  
 
 
Figura 1.9: Distribuzione del WSS lungo l'albero arterioso. Da Atherosclerosis 2007;195: 225-235. 
 
 
A livello carotideo, studi basati su tecniche ad ultrasuoni 3D e sulla Computational fluid 
dynamics (CFD), hanno messo in evidenza la diversa distribuzione del Wall Shear Stress lungo il 
decorso del vaso e le variazioni a cui è soggetto durante il ciclo cardiaco [24,55]. L’osservazione 
del particolare andamento del WSS, con il riscontro di valori ridotti in corrispondenza della 
biforcazione e del bulbo carotideo enfatizza il ruolo che la geometria locale del vaso svolge nel 
determinare la distribuzione dello stesso. 
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Figura 2: Distribuzione del WSS a livello carotideo. 
Dai, Guohao et al. (2004) Proc. Natl. Acad. Sci. USA 101, 14871-14876. 
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1.4 Metodi usati per la determinazione del WSR 
 
Le necessità di conoscere i meccanismi fisiopatologici alla base dell’evoluzione della malattia 
aterosclerotica, di individuarne sempre più precocemente le alterazioni precliniche e di 
monitorarne l’andamento nel tempo, sono alla base del crescente interesse volto ad approfondire 
gli effetti che le forze emodinamiche esercitano sulla parete arteriosa, dal momento che è noto dalla 
letteratura che la loro azione meccanica viene tradotta, a livello cellulare, in segnali biochimici. 
Le proprietà meccaniche delle grandi arterie elastiche sono il risultato dell’interazione di 
distensibilità di parete, pressione arteriosa (“distending pressure”) e profilo di flusso.  
Nello studio del profilo di velocità di flusso, il parametro che meglio ne descrive le 
caratteristiche e che principalmente influenza la meccanica arteriosa è lo shear rate, definito 
come il gradiente di velocità lungo il raggio del vaso. Dal punto di vista clinico, l’interesse 
maggiore è comunque volto alla determinazione del Wall Shear Rate, che rappresenta il 
gradiente di velocità in prossimità della parete del vaso, dal momento che come riportato 
precedentemente, esso sembra essere uno dei principali determinanti dello sviluppo e 
distribuzione delle lesioni aterosclerotiche.  
 
 
1.4.1 WSR e RM 
 
La velocità del flusso ematico può essere stimata non invasivamente in vivo con la Risonanza 
Magnetica (RM). In questo modo sono stati ottenuti i profili dello WSS lungo l’aorta addominale 
e la carotide comune [13,59]. A livello dell’aorta toracica, sempre con tale metodica, è stata 
dimostrata l’associazione fra aree a maggiore ispessimento parietale e ridotti livelli di shear 
stress [60]. Oyre et al, utilizzando il segnale di velocità di flusso acquisito con la Risonanza 
Magnetica standard a livello carotideo, sono riusciti a ricavare stime del Wall Shear Stress (in 
accordo con dati della letteratura) adottando un modello 3DP (three dimensional paraboloid), 
(Fig. 2.2), che consente di ottenere il profilo della velocità di flusso in prossimità della parete. 
Tale metodica permette, in un secondo tempo, di calcolare il flusso volumetrico, la cross 
sectional area, le escursioni delle pareti del vaso durante il ciclo cardiaco.  
In sintesi, a partire da un’immagine RM della sezione trasversa dell’arteria, vengono individuati 
manualmente due punti, presi come riferimento per ricostruire un lume perfettamente circolare. 
Successivamente all’interno del lume viene individuata un’area che dista da 0,3 a 1,3 mm dal 
limite esterno del vaso, dalla quale vengono acquisiti i dati per il modello 3DP. Per la stima del 
WSR vengono considerate le velocità di flusso in funzione del raggio. 
L’utilizzo di tale sistema, tuttavia, si basa su determinate assunzioni, molto poco rappresentative 
delle condizioni che si realizzano in vivo: (a) che la velocità di flusso in corrispondenza della 
parete sia zero, (b) che la sezione del vaso ottenuta da un piano perpendicolare all’asse 
longitudinale dello stesso sia perfettamente circolare, (c) che il profilo della velocità di flusso in 
prossimità della parete della carotide comune sia parabolico con simmetria rotazionale. Inoltre, 
nell’acquisizione del segnale di velocità, la risoluzione spaziale risente delle dimensioni del vaso.  
Sistemi dotati di tecnologie a elevata risoluzione, come ad esempio Fid Acquired Echo (FAcE), 
sono necessari per lo studio dei profili di velocità in arterie di piccole dimensioni. 
 
Figura 2.1: Profilo tridimensionale di velocità di flusso in 3DP [13]. 
 
 
Figura 2.2: Principi del metodo 3DP [13]. 
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1.4.2 Impiego delle tecniche ad ultrasuoni nella valutazione del WSR 
 
Le tecniche ad ultrasuoni sono ampiamente usate nella valutazione delle proprietà della parete 
arteriosa. Nonostante tali metodiche siano potenzialmente in grado di offrire elevata risoluzione 
per la determinazione della distensibilità e del profilo di flusso [61], numerosi problemi sono 
stati incontrati nella determinazione del Wall Shear Rate. 
Questi sono da ricondurre principalmente al problema della corretta determinazione dell’angolo 
Doppler, essenziale per l’adeguata determinazione del profilo di velocità di flusso, e al 
mascheramento del segnale eco proveniente dai globuli rossi che scorrono in prossimità della 
parete caratterizzato da ridotta ampiezza ed aumentata frequenza. 
 
 
1.4.3 Effetto Doppler 
 
L’effetto Doppler deve il suo nome al fisico e matematico austriaco Christian Johann Doppler, 
che per primo descrisse formalmente questo fenomeno fisico. Tale effetto coinvolge tutte le 
trasmissioni di energia in cui sia possibile identificare un sistema in movimento relativo rispetto 
ad un altro. Se, ad esempio, un osservatore si muove di moto relativo rispetto ad una sorgente di 
onde acustiche la frequenza delle onde che questo riceve è diversa da quella effettivamente 
trasmessa. In particolare, sarà maggiore di quella trasmessa se l’osservatore si muove verso la 
sorgente, minore se si muove in direzioni opposte. Questo in sintesi l’effetto Doppler. Esso, 
dunque, stabilisce che la frequenza di ricezione di un segnale trasmesso da un sistema ad un 
altro, in moto relativo tra loro, dipende dalla velocità relativa che il sistema di trasmissione 
assume rispetto al ricevente e dal verso di tale moto. 
 
Ricevitore
( )
v
Sorgente 
( )
Bersaglio
θ
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Figura 2.3: Geometria dell’effetto Doppler. 
La relazione tra la frequenza ricevuta e quella trasmessa nel caso di sorgente ferma e ricevitore 
in movimento è: 
 
cos
r t
c vf f
c
θ+=  
 
con fr frequenza ricevuta, ft frequenza trasmessa, c la velocità di propagazione dell’onda 
trasmessa (per il suono circa 1540 m/sec nel tessuto molle) e θ l’angolo formato tra la direzione 
di propagazione dell’onda e la direzione del moto del ricevitore. 
Se fosse invece la sorgente a spostarsi rispetto al ricevitore questo rileverebbe una frequenza pari 
a : 
 
cosr t
cf f
c v θ= −  
 
In ambito clinico, gli agenti di contrasto, come i globuli rossi e i tessuti in movimento, fungono 
sia da ricevitori in movimento rispetto alla sorgente ferma (cioè il trasduttore), sia da sorgente in 
moto rispetto al ricevitore fisso (ancora il trasduttore). Pertanto entrambi gli effetti descritti dalla 
equazioni precedenti contribuiscono alla variazione della frequenza ricevuta che risulta quindi: 
 
cos cos
cos cosr t
c v c c v
tf f fc c v c v
θ θ
θ θ
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Se volessimo quindi esprimere lo shift Doppler risultante dal movimento relativo tra gli agenti di 
contrasto e il trasduttore otterremmo: 
 
cos 2 cos1
cos cosd r t t
c v v
tf f f f fc v c v
θ θ
θ θ
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che, nell’ipotesi di poter trascurare la velocità delle strutture in movimento rispetto a quella del 
suono ( ), è possibile approssimare con: v << c
2 cos
d t
vf f
c
θ≅  
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dal momento che, nel caso del sangue, le velocità massime sono dell’ordine dei 2÷3 m/s, mentre 
la velocità degli ultrasuoni nei tessuti molli assume valori decisamente più elevati (circa 1540 
m/s).  
Conoscendo il valore dello shift Doppler, è dunque possibile ottenere una stima della velocità 
degli scatteratori, secondo la formula:  
 
2 cos
d
t
f cv
f θ
⋅= ⋅  
 
1.4.4 Sistemi ad ultrasuoni 
 
L’onda ultrasonica che si propaga all’interno dei tessuti, viene progressivamente diffusa dalle 
diverse parti dell’organismo, in virtù delle differenti impedenze acustiche incontrate, e genera un 
segnale eco sul ricevitore. In particolare, per quanto riguarda la determinazione della velocità del 
flusso ematico, i globuli rossi costituiscono la principale fonte di scattering responsabile della 
componente utile di tale eco.  
I sistemi correntemente utilizzati per le indagini eco-Doppler si contraddistinguono per struttura 
del trasduttore, modalità di funzionamento, trattamento del segnale e informazioni fornibili, in 
due tipologie: i sistemi ad onda continua (Continuous Wave, CW) e quelli ad onda pulsata 
(Pulsed Wave, PW). 
 
 
1.4.5 Sistemi ad onda continua (CW)  
 
Primi storicamente ad essere stati utilizzati, i sistemi CW sono caratterizzati da trasduttori che 
trasmettono e ricevono un’onda ultrasonica continua mediante due elementi distinti a ciò 
preposti. 
Il vantaggio di questi sistemi sta nella possibilità di rilevare anche velocità dei globuli rossi 
superiori a quelle tipiche, indice di condizioni di flusso anomalo, non consentendo però alcuna 
selettività in range, in quanto la trasmissione e ricezione di un’onda continua attraverso due 
cristalli distinti impedisce il gating sull’eco ricevuto. Pertanto, lo spettro Doppler che risulterà 
dalla sovrapposizione dei diversi contributi, fornirà un’informazione globale e non selettiva circa 
il comportamento del flusso all’interno di tutto il volume campione. 
 
 25
1.4.6 Sistemi ad onda pulsata (PW)  
 
Nei sistemi PW un unico elemento, che funge alternativamente sia da trasmettitore che da 
ricevitore, invia periodicamente, con frequenza PRF (Pulse Repetition Frequency), impulsi di 
breve durata, detti bursts, ciascuno dei quali è costituito da un numero prefissato di cicli di 
sinusoide. Nell’intervallo tra due bursts successivi, invece, il cristallo si mette in ascolto dell’eco 
ricevuto.  
Il segnale retrodiffuso da una profondità d raggiunge il ricevitore dopo un intervallo di tempo t∆  
dalla trasmissione del burst dato da:  
 
 
 
in quanto l’onda acustica deve percorrere un tratto pari a 2d alla velocità c.  
Questo suggerisce la possibilità di effettuare un gating sul segnale ricevuto, in modo tale che ad 
ogni finestra temporale di ricezione, corrisponda l’eco generato dagli scatteratori presenti ad una 
ben precisa profondità. 
In base al numero di “finestre di ascolto” (gate) tra due bursts successivi, i sistemi PW si 
distinguono in:  
• Single-gate: in essi è possibile isolare il segnale eco proveniente da una sola profondità; 
 
 
Figura 2.4: Single-gate. 
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• Multi-gate: in essi è possibile isolare contemporaneamente il segnale proveniente da diverse 
profondità del vaso sanguigno e avere informazioni complete sul profilo di velocità di flusso 
all’interno del vaso stesso.  
 
Figura 2.5: Multi-gate. 
 
Il range di profondità indagabile da un sistema PW dipende dalla durata, D, del burst e dalla sua 
PRF. Infatti, affinché non si produca una sovrapposizione tra l’onda trasmessa e quella ricevuta, 
occorre che il sistema, dopo la trasmissione, si ponga in modalità di ascolto. Pertanto non 
possono esseri rilevati gli eco provenienti da distanze inferiori a:  
 
mind c D= ⋅  
 
 
 
Analogamente non sarà possibile ricevere un eco che impieghi più tempo a raggiungere il 
ricevitore, di quello messo a disposizione dalla finestra di ascolto tra due bursts consecutivi 
(1/PRF) e pertanto non saranno indagabili profondità che distano dal trasduttore più di:  
 
max 2
cd
PRF
= ⋅  
 
L’utilizzo, nei sistemi PW, di 2 20PRF kHz= ÷  consente di investigare sia i vasi sanguigni più 
profondi, che quelli più superficiali.  
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1.4.7 L’importanza dell’angolo Doppler nella misurazione della velocità di flusso 
 
Prendendo in considerazione la formula Doppler Standard :  
 
2 cos
d
t
f cv
f θ
⋅= ⋅  
 
risulta immediato come la conoscenza della velocità non possa prescindere da quella dell’angolo 
Doppler θ, compreso tra la direzione del vettore velocità e la direzione di propagazione del fascio 
ultrasonico.  
Senza la conoscenza di questo angolo è possibile misurare la sola componente “assiale” di 
velocità, e cioè la proiezione del vettore velocità lungo la direzione del fascio ultrasonico, che 
numericamente corrisponde a : 
 
cosassialeV v θ= ⋅  
 
Nelle acquisizioni in vitro il problema della conoscenza dell’angolo viene risolto semplicemente 
imponendo un angolo noto tra sonda e direzione del flusso. D’ altra parte, in vivo, tale problema 
non si è rivelato di facile risoluzione.  
Tramite passaggi matematici, è possibile dimostrare, che un errore di ±∆θ nella stima dell’angolo 
Doppler, si ripercuote sulla stima di velocità causando un errore percentuale pari a:  
 
( )
( )
cos cos cos
100 %
cos cos
v
v
θ θ θ
θ θ
− + ∆∆ = ⋅ + ∆  
              
Il grafico di Figura 2.6 dimostra come l’errore sulla stima della velocità è tanto maggiore quanto 
più il valore assoluto dell’angolo si avvicina a 90°, valore per cui è massima la derivata della 
funzione coseno.  
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Figura 2.6: Errore percentuale nella stima della velocità 
in funzione dell’angolo Doppler parametrizzato 
per diversi valori di errore assoluto nella stima dell’angolo. 
 
 
1.4.8 Doppler convenzionale 
 
Misure indirette dello WSS possono essere ottenute con il doppler convenzionale [16,17,21], 
secondo la seguente formula: 
 
Peak wall shear stress τ (dyne/cm²) = 4 ·V· η / ID 
 
Dove: 
V = picco di velocità sistolica misurato con il più piccolo volume campione ottenibile (1 mm) 
posto al centro del vaso e con l’angolo tra il fascio ultrasonoro e l’asse longitudinale del vaso 
stimato fra 44° e 56° (unità di misura cm/s); 
η  = viscosità ematica misurata in vitro con viscosimetro ad una temperatura di 37° ed a uno 
shear rate di 225/s (unità di misura poise). 
ID = diametro interno, definito come la distanza tra l’interfaccia intima-lume della parete vicina 
e lontana, misurata nella fase diastolica del ciclo cardiaco prendendo come riferimento l’onda T 
dell’elettrocardiogramma (unità di misura cm). Tale metodo risulta comunque poco accurato. La 
misurazione della velocità è influenzata dal fatto che non è possibile determinare con esattezza la 
stima dell’angolo Doppler, condizione che si rende responsabile anche di una maggiore 
variabilità intra- e interoperatore. Inoltre, il fatto che il valore di WSS venga ottenuto come 
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misura dipendente dal diametro, non consente di valutare le relazioni esistenti tra i due 
parametri. 
 
Un altro approccio per la valutazione del WSR è stato proposto da Brands et al. La loro metodica 
si fonda sull’analisi del segnale in radiofrequenza (RF), ottenuto durante l’acquisizione 
ecografica dell’arteria di interesse. In questo modo, dopo elaborazione off line dei dati RF, 
possono essere ricostruiti il profilo di velocità tempo dipendente e quello della distribuzione 
dello shear rate. La valutazione del WSR, del diametro arterioso e delle variazioni del diametro 
durante il ciclo cardiaco (distensione), e dell’ IMT, è stata integrata in un unico sistema dagli 
stessi Autori, facilitando gli studi sulle relazioni tra questi parametri [61]. 
 
 
Figure 2.7 e 2.8. Da Hoeks APG et al, Hypertension 1995;26:26. 
 30
1.5 Proprietà meccaniche delle arterie, profilo di velocità e Wall Shear Rate : 
approccio basato sul dual beam e sull’analisi multigate del segnale Doppler (MGD) 
 
 
1.5.1 Tecnica dual beam 
  
Uno dei sistemi usati per ottenere una stima della direzione oltre che del modulo del vettore 
velocità, prevede l’uso simultaneo di più fasci non collimati. Attualmente, la metodica che 
riveste maggiore interesse è sicuramente quella Dual Beam basata sulla simmetria dello spettro, 
in cui l’utilizzo di due fasci acustici permette di calcolare la proiezione del vettore velocità nel 
piano da essi definito. 
Uno scatteratore in movimento in un campo acustico generato da una sonda, dà origine a sua 
volta ad un segnale il cui spettro non risulta composto da una sola riga, bensì presenta una 
larghezza finita. Questa larghezza è quantificabile come:  
 
2 sintd
f v WB
c F
θ⋅= ⋅  
 
In realtà si sa che all’interno di un sample volume di estensione finita, sono presenti più 
scatteratori (globuli rossi) le cui velocità possono risultare diverse in modulo o direzione, 
generando un ampliamento dello spettro risultante.  
E’ comunque possibile considerare gli scatteratori all’interno del volume campione come un 
unico bersaglio, caratterizzato da un solo vettore velocità risultante dalla media delle velocità 
presenti nel vaso. Tale semplificazione risulta tanto più significativa, quanto più piccola è la 
dispersione dei moduli e delle direzioni dei vettori velocità nel volume campione, cioè quando 
siamo in presenza di un flusso non turbolento e di volumi campione di dimensioni ridotte.  
Nel caso in cui questo scatteratore medio si spostasse in direzione ortogonale all’asse del fascio 
acustico, lo spettro rilevato dal sistema Doppler risulterebbe caratterizzato da una frequenza 
centrale nulla, e una banda di larghezza bilatera pari a:  
 
2 t
d
f v WB
c F
⋅= ⋅  
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È interessante notare inoltre che proprio nel caso in cui si abbia θ=90°, lo spettro raggiunge la 
sua massima larghezza (la funzione seno è massima a 90°).  
Questo porta ad affermare che, qualora si abbia ortogonalità tra l’asse acustico di un trasduttore e 
la direzione di uno scatteratore, lo spettro del segnale generato dallo scatteratore in questione 
risulterà simmetrico e centrato sulla frequenza nulla.  
La metodica dual beam si fonda proprio sul principio secondo il quale la simmetria dello spettro 
attorno alla frequenza nulla è indice del fatto che il flusso risulta ortogonale al fascio acustico.  
Considerando un flusso di tipo laminare, in cui i vettori velocità all’interno del vaso tutti paralleli 
alle pareti, si otterrebbe un profilo spettrale la cui simmetria rispetto alla frequenza nulla si 
ripeterebbe a livello di ogni profondità presa in esame. Inoltre, qualora tale condizione rimanesse 
stabile nel tempo, anche tutti i sonogrammi relativi all’analisi del segnale alle diverse profondità 
risulterebbero simmetrici (Fig. 2.9).  
Qualora il flusso non sia stazionario bensì pulsato, la larghezza del profilo spettrale risulterà 
modulata nel tempo pur presentando istantaneamente proprietà di simmetria, dal momento che 
essa dipende anche dalla velocità degli scatteratori.  
 
 
Figura 2.9: Esempio di profilo spettrale (a) e di sonogramma (b) simmetrici rispetto alla frequenza nulla. 
 
 
1.5.2 Stima dell’angolo Doppler 
 
Usando due fasci acustici, è possibile ottenere una stima dell’angolo da essi sotteso. Ne consegue 
che, qualora si riesca a trovare per uno dei due segnali la condizione di simmetria, sarà possibile 
conoscere il valore dell’angolo Doppler relativo al secondo trasduttore. Facendo in modo che i 
due trasduttori generino fasci acustici i cui assi sottendano un angolo pari ad α, una volta 
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raggiunta la condizione di simmetria sul primo fascio, il secondo fascio presenterà un angolo 
Doppler pari a 90- α.  
 
Figura 3: Indagine flussimetrica basata sulla tecnica “dual beam”, 
diverso posizionamento dei due trasduttori. 
 
 
Nella tecnica dual beam basata sulla simmetria dello spettro, uno dei due trasduttori è sempre 
usato per la ricerca della condizione di ortogonalità e per ottenere misure di diametro e 
distensione del vaso; mentre l’altro, del quale si riesce a conoscere l’angolo Doppler, costituisce 
il cosiddetto “trasduttore di misura” che permette di risalire alla stima della velocità degli 
scatteratori.  
La facilità con cui qualitativamente è possibile valutare la simmetria del profilo spettrale attorno 
alla frequenza nulla, permette all’operatore di mantenere tale condizione costante durante le 
acquisizioni e di correggere gli eventuali spostamenti della sonda o del paziente, fonti di errore 
nella stima dell’angolo e quindi nella valutazione del profilo della velocità.  
 
 
1.5.3 Nuova metodica Dual Beam 
 
Recentemente Tortoli et al [62], hanno sviluppato una nuova metodica basata sul dual beam, che 
permette la valutazione simultanea e in tempo reale del profilo della velocità di flusso, del 
diametro e della distensibiltà arteriosa, applicabile a livello delle grandi arterie superficiali.  
Per ogni fascio, vengono processati con approccio multigate i segnali eco provenienti da 128 
depth disposti lungo una M-line su un’ immagine B-mode. Grazie ad un Digital Signal Processor 
(DSP), sviluppato da Ricci et al [63] (Facoltà di Ingegneria Elettronica e delle 
Telecomunicazioni, Università di Firenze) vengono processati in tempo reale sia i segnali eco 
generati dalle pareti che quelli generati dai globuli rossi. Le velocità di movimento della parete 
sono ottenute mediante un algoritmo di autocorrelazione 2D (AC-2D), mentre per le velocità di 
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flusso è stato utilizzato un algoritmo basato sulla trasformata di Fourier (Fast Fourier Transform, 
FFT). L’implementazione di questi algoritmi in un software elaborato su piattaforma 
LabVIEW™ in grado di estrarre valori numerici dalle quantità misurate, rende possibile analisi 
in post processing. La Figura 3.1 mostra l’interfaccia del software di post processing, dove è 
possibile avere la simultanea rappresentazione del movimento della parete arteriosa, della 
distribuzione del Wall Shear Rate sia a livello della parete vicina, sia della parete lontana, 
calcolate dai dati acquisiti dall’analisi dei due fasci ultrasonici. 
 
 
Figura 3.1: Esempio di interfaccia di post processing. 
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1.5.4 Misure di diametro e distensione 
 
Una volta che il fascio ultrasonico sia stato orientato trasversalmente al vaso, esso è in grado di 
generare echi di elevata ampiezza e bassa frequenza in corrispondenza della parete anteriore e 
posteriore, che corrispondono alle profondità alle quali il segnale mostra i gradienti massimi. 
(Fig. 3.2) 
 
 
Figura 3.2: Esempio i profilo spettrale istantaneo ottenuto 
dal fascio ultrasonoro orientato perpendicolarmente al vaso. 
Il segnale relativo alle pareti è indicato dalle due frecce. 
 
 
I segnali selezionati dai gates di interesse (volumi campione) sono trattati mediante algoritmo di 
autocorrelazione 2D (AC-2D) per l’estrazione delle velocità istantanee di movimento della 
parete, dalla cui integrazione viene derivato il movimento in tempo reale della parete del vaso. Il 
diametro medio del vaso viene calcolato come differenza media fra i gates delle pareti. 
Il valore numerico che corrisponde alla differenza fra picchi positivi e negativi delle variazioni 
del diametro corrisponde alla distensibilità. (Fig. 3.3) 
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Figura 3.3: Curve relative ai movimenti della parete vicina e lontana della carotide comune e della 
distensibilità della carotide comune di un volontario sano.  
 
 
1.5.5 Profilo di velocità e Wall Shear Rate 
 
Per ottenere queste misurazioni vengono processati con algoritmo FFT i segnali eco provenienti 
dagli scatteratori lungo il fascio utilizzato per le misure Doppler. In questo modo viene ottenuto 
un profilo spettrale (Fig. 3.4), mostrato in tempo reale. 
 
 
Figura 3.4: Profilo spettrale di un tipico profilo di flusso parabolico. 
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Partendo dall’analisi dei segnali dei 128 gates dai quali viene ricostruito il profilo di velocità, è 
possibile valutare il gradiente di velocità rispetto al raggio del vaso, cioè lo Shear Rate. I valori 
di picco dello shear rate ottenuti dai samples volumes (SVs) in prossimità della parete, 
rappresentano i valori di WSR a livello della parete vicina e lontana. 
 
 
Figura 3.5: Rappresentazione grafica dell’andamento del WSR della parete vicina e lontana. 
 
 
1.5.6 Validazioni 
 
La metodica è stata validata in vitro e in vivo sia per i flussi che per i diametri [62,64]. 
Le misurazioni in vitro sono state condotte usando un fluido con proprietà simili a quelle del 
sangue [65] immesso all’interno un sistema in grado di generare un flusso continuo o pulsatile. 
(Fig. 3.6) 
 
 
 
Figura 3.6: Esempio di validazione in vitro. 
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I valori di WSR che sono stati ottenuti sono risultati in accordo con quelli predetti, con un errore 
di sovrastima inferiore al 10% [62]. 
Per la validazione in vivo, sono stati reclutati 16 soggetti di età compresa fra i 30 e i 53 anni non 
affetti da malattie cardiovascolari. Il sistema è stato testato a livello della carotide comune, in 
prossimità della biforcazione (1.5 - 2 cm dal bulbo), dove sono stati misurati diametro, 
distensione e WSR. Anche in questo i valori ottenuti erano in accordo con dati precedentemente 
pubblicati [66].  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
